Modificación de tensiones en el fémur proximal protetizado según material y geometría del vástago: Análisis por elementos finitos by Fernández Fairen, Mariano et al.
42
ORIGINALESBiomecánica, 10 (1), 2002,  pp. 42-48
Introducción
Uno de los efectos de las endoprótesis es que
cambian la distribución normal de tensiones en los
huesos en los que se alojan sus componentes. En el
caso de los vástagos femorales de las prótesis tota-
les de cadera, esto se detectó ya hace muchos años
para las prótesis cementadas (1,6,25,41). Estos au-
tores observaron una drástica reducción de las car-
gas sobre el fémur proximal y al mismo tiempo,
aunque en menor grado, un incremento de las mis-
mas al nivel de la punta del vástago (41). En conse-
cuencia se interpretó la reabsorción del calcar, que
se podía ver progresivamente en algunos casos,
como secundaria a esa descarga proximal.
Con el advenimiento de las prótesis no
cementadas sigue apreciándose esa atrofia proximal
con disminución de la densidad ósea y, por el con-
trario, un aumento distal de la misma (7). El engro-
samiento cortical sobre la extremidad del vástago y
el dolor de muslo en esa zona son otros de los acon-
tecimientos relativamente frecuentes en esta ge-
neración de prótesis (20,23). La causa de todo ello
no está aún enteramente explicada y se cree segu-
ramente multifactorial. Sin embargo es plausible que
la transferencia de carga de proximal a distal por
medio del vástago metálico rígido contribuya a esa
reabsorción proximal y a la hipertrofia distal a tra-
vés del proceso adaptativo desencadenado por la
disminución de estímulos mecánicos en el nivel
proximal y su aumento distalmente
(5,10,11,12,23,33,35). Además, la alteración de la
rigidez flexural y de las tensiones alrededor de la
punta del vástago debe intervenir en la motivación
del dolor de muslo (8,23,32). La sólida fijación del
extremo distal de la prótesis que se consigue plena-
mente con algunos modelos coadyuva grandemen-
te  a ello (20).
La reducción de la rigidez del componente
femoral como medio de atenuar ese
“apantallamiento” de tensiones y prevenir la
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reabsorción ósea es una idea atractiva
(2,3,5,10,12,14,38,42). Pero la rigidez estructural de
un objeto es producto no sólo de las propiedades
del material constitutivo sino también de su geome-
tría (22,36,38). Eligiendo cuidadosamente las ca-
racterísticas de diseño de las prótesis pueden
lograrse modificaciones sustanciales en cómo se
transmiten las cargas del implante al hueso (5). Ha
habido estudios a este respecto en cuanto a próte-
sis cementadas (9). En el campo de las prótesis no
cementadas se cuenta con intentos de mejora mo-
dificando sólo el material (23,35,37,38) o modifican-
do la forma (22).
Este trabajo busca comprobar, a través del mé-
todo de análisis por elementos finitos,  la posibilidad
de optimizar el reparto de tensiones en el fémur
proximal tras la inserción de un vástago protésico
mediante la modificación del material y la geome-
tría del mismo.
Material y método
El análisis por elementos finitos de las modifica-
ciones de las tensiones en la intercara fémur-pró-
tesis ha seguido una serie de etapas. Primero se
modelizó el fémur sobre el que se implantó la pró-
tesis, a partir de radiografías convencionales, com-
probando que las dimensiones consideradas esta-
ban ajustadas a la media de las medidas
antropométricas ya registradas (24,30).
Para la realización del modelo se eligió el plano
frontal ya que más del 90% de la carga total del
fémur actúa en este plano (18). Dado que la ten-
sión debida al momento flector es un orden de mag-
nitud mayor que la tensión debida al esfuerzo nor-
mal, es posible trabajar sobre un modelo
bidimensional en el que la rigidez a flexión se consi-
dera equivaler a la rigidez a flexión del fémur com-
pleto (39).
Como herramienta de análisis de esfuerzos se
utilizó pues un modelo bidimensional de elementos
planos del tipo TRIANG con tensión plana y groso-
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res equivalentes a definir. Presentan la ventaja de
su sencillez geométrica, que se ajusta perfectamente
a la forma de la malla permitiendo determinar las
variables de interés del estudio. Los grosores se
calcularon basándose en la equivalencia de la rigi-
dez a flexión y la rigidez a compresión medial-late-
ral, al reducir la geometría tridimensional a
bidimensional. En un modelo así se pueden utilizar
las propiedades del fémur proximal real.
Se ha dividido éste en 6 zonas en cada una de
las cuales se mantiene constante el grosor de los
elementos (tabla I) de acuerdo con el momento de
inercia planar, que se calcula teóricamente partien-
do de series de escaners obtenidos a lo largo del
fémur, el módulo elástico y la densidad del hueso, a
partir de los datos existentes y variables según las
mismas. El grosor de los elementos es directamen-
te proporcional a doce veces el momento de iner-
cia respecto al eje de flexión, e inversamente pro-
porcional a la tercera potencia de la otra dimensión
ortogonal de los mismos (39). El espesor equiva-
lente en cada zona es el necesario para conservar
constante el valor de E, cosa que reduce el error
que se produce en los puntos donde hay variacio-
nes bruscas de propiedades. A nivel del hueso
cortical E se ha mantenido en 17 GPa.
El fémur se supuso perfectamente fijo a una al-
tura que no interferirá con la distribución de tensio-
nes de la región distal de la prótesis. De esta mane-
ra las condiciones de contorno del hueso están
unívocamente definidas.
La prótesis elegida para la implantación ha sido
la prótesis madrepórica de Lord (19) fabricada en
una aleación de CoCr y un módulo E de 220 GPa.
Su modelización se hizo utilizando el mismo método
que para el fémur, quedando dividida en cuatro zo-
nas (tabla II). Para obtener la constante real de
cada zona se procedió a la igualación de momentos
de inercia entre zonas de la prótesis y del modelo,
por ejemplo la zona equivalente al cuello femoral
es un paralelepípedo cuya profundidad se ha calcu-
lado al igualar el momento de inercia con el de un
cilindro, representativo del cuello de la prótesis.
En lo que respecta a la modelización del anclaje
del vástago al hueso se ha supuesto que el recubri-
miento madrepórico no introduce en el modelo nin-
gún tipo de intercara especial (22). A partir de ahí
se han considerado dos situaciones en el tiempo: la
prótesis recién colocada, sin ninguna
osteointegración, y la prótesis anclada. La unión
entre el vástago y el fémur se realiza en el primer
caso mediante elementos de contacto tipo GAP, con
un coeficiente de rozamiento m = 0,3.
Como de esta manera el vástago de la prótesis
no tiene ninguna condición de contorno más que los
dichos elementos GAP, que el programa no inter-
preta como tales, es preciso colocar unos elemen-
tos auxiliares de tipo TRUSS2D, es decir muelles
muy blandos que dotan de las condiciones de con-
torno necesarias para dar estabilidad al problema,
simulando sostener la prótesis impidiendo los tres
grados de libertad que tiene en el caso estudiado,
dos traslaciones y un giro. Estos elementos supo-
nen la introducción de un error adicional mínimo ya
que su módulo de elasticidad es del orden de 1000
veces menor que el del vástago, por lo que las fuer-
zas en esos elementos se pueden considerar
negligibles. La elección del módulo de elasticidad
de estos elementos se realiza por tanteo, procesan-
do el problema para varios valores y estudiando en
cuáles se producen los errores mínimos, aseguran-
do estabilidad en la resolución. El módulo elegido
REGION RC
CABEZA-CORTICAL 2
CABEZA-TRABECULAR 1
INTERTROC-CORTICAL 5
INTERTROC-TRABECULAR 10
CORTICAL 15.32
MEDULAR 9.43
REGION RC
CUELLO 7
COLLAR 20
PROXIMAL 12
DISTAL 5
CORTICAL 15.32
MEDULAR 9.43
INTERTR-CORTICAL 10
INTERTR-MEDULAR 5
Tabla I. Grosor Equivalente (RC en MM) Elementos
Óseos
Tabla II. Grosor Equivalente (RC en MM) Elementos
Protesis
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en estos elementos ha sido E = 250 MPa.
En un segundo tiempo se supuso la prótesis an-
clada distalmente, tal como sucede con frecuencia
en la práctica clínica (20), fusionando los nodos
correspondientes al metal y al hueso de toda esa
región, o en el nivel proximal. Ello equivale a la fu-
sión de los nodos en esa zona mientras se mantie-
nen intactos los elementos GAP del resto de las
superficies de contacto. Buscando mejorar la dis-
tribución de tensiones se estudió también el efecto
de la variación del apoyo diedro de la prótesis
abriéndolo hasta 110º en su apoyo sobre el trocánter
mayor, variando el ángulo de apoyo sobre el cálcar
y ampliando la superficie de contacto sobre el
trocánter mayor hasta el extremo superior del mis-
mo. Todos los modelos mencionados se analizaron
para el caso de estar fabricados en CoCr, como la
prótesis original, o cambiando esta aleación por la
de Ti-6Al-4V, con un módulo elástico E = 110 GPa.
La comparación de las distintas distribuciones de
tensiones se ha realizado siempre tomando como
patrón de referencia la obtenida en el fémur intac-
to.
Una vez definida la geometría del modelo se in-
trodujeron las solicitaciones a las que iba a verse
sometido el sistema. Como se sabe que los esfuer-
zos máximos se experimentan alrededor del 40%
de la fase de apoyo del ciclo del paso (27,31) y que
un análisis minucioso indica que no es muy diferen-
te considerar las solicitaciones estáticas que las di-
námicas, se aplicaron los valores generalmente uti-
lizados en la literatura y en particular por Van der
Sloten  (39). El vector carga sobre la cabeza femoral
era de una magnitud de 1711 N con un ángulo de
24,5º respecto a la vertical en el plano frontal. Las
fuerzas musculares se sumarizaban aplicadas pun-
tualmente en el trocánter mayor, con una intensi-
dad de 1270 N y un ángulo de 30º de la vertical en
el mismo plano.
El programa informático utilizado para realizar
el análisis fue el COSMOS/M. Es una potente he-
rramienta dotada de una gran velocidad y capaci-
dad de cálculo que permite hallar los valores de
una gran cantidad de variables relacionadas con el
problema, tales como los mapas de distribución de
tensiones, sus valores en los diferentes nodos y ele-
mentos del modelo, o curvas en las que se recogen
dichos valores de tensión en las secciones desea-
das. Se hizo pues uso de la representación gráfica
del mallado de los diferentes modelos, el cálculo de
las distribuciones de tensiones bajo el estado de
carga y la representación gráfica de la distribución
de tensiones sobre nodos y sobre elementos, en
forma de curvas de nivel o vectorial y sobre el
mallado deformado o sin deformar. Se obtuvieron
así los mapas de distribución de tensiones corres-
pondientes al criterio de Von Mises, en la dirección
x e y, cortantes en el plano xy y principales p1 y p2.
Las dos secciones estudiadas en el hueso co-
rresponden a la cara lateral y medial del mismo. La
elección de la intercara hueso-prótesis como línea
de evaluación de las tensiones derivó del criterio de
optimización que hace tener que evaluar las tensio-
nes que hay en el hueso en el punto más desfavo-
rable. A lo largo de las dos secciones se tomaron
nodos equidistantes de proximal a distal, siempre
los mismos, cuyos valores de tensión se obtuvieron
por el programa y fueron los que posteriormente
sirvieron para construir los gráficos. Los nodos de
la distribución de referencia, que tal como se ha
dicho es la del fémur intacto, tuvieron exactamente
las mismas coordenadas para el caso de la coloca-
ción de la prótesis, ya que es la única manera de
comparar de forma precisa. Esto se consiguió me-
diante la definición del mallado.
De los seis modelos diferentes para el fémur
que se hicieron inicialmente para estudiar la influen-
cia de las distintas variables se escogió uno con
820 elementos, con los gruesos equivalentes ya
expresados,  y un total de 136 warnings, necesitan-
do un tiempo de resolución de 21 seg.
Validación de los modelos
Ricós en un trabajo anterior (28) validó el mo-
delo creado comprobando que las direcciones prin-
cipales de tensión obtenidas bajo las condiciones
de ensayo mencionadas coincidían con la orienta-
ción real de las trabéculas óseas en la estructura
femoral juzgada. En efecto la distribución en forma
de vectores de los esfuerzos en la dirección princi-
pal correspondiente a la simulación realizada en este
estudio, igual que en el caso mencionado arriba y
en el trabajo de Van der Sloten citado (39), sigue
con gran concordancia los haces trabeculares
cefálico, trocantérico y de Gallois y Bosquette.
Teóricamente, si el modelo de fémur es correc-
to debería ya servir para validar el modelo de fé-
mur mas prótesis, y viceversa. Sin embargo, debi-
do a la importancia de constatar que el modelo con
el que se ha trabajado es válido, se procedió a la
comprobación de los resultados con el estudio de
Huiskes sobre la remodelación adaptativa del hue-
so ante la presencia de una prótesis no cementada
(10). Los resultados de los valores de la tensión
flectora en nodos equidistantes fueron similares con
gran aproximación en uno y otro caso.
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Resultados
El análisis del comportamiento del vástago de-
mostró que los valores máximos de las tensiones
debidas al momento flector se alcanzaban en la re-
gión media del mismo, donde parece haber una con-
centración de tensiones. Sin embargo los valores
de éstas eran relativamente bajos en comparación
a la resistencia a la fatiga del material, tanto en el
caso de la aleación de Co como en la de Ti. Tam-
bién pudo apreciarse otro punto de concentración
de tensiones en el cuello de la prótesis, aunque los
valores obtenidos fueron bajos en comparación con
el límite elástico. De cualquier forma, hay consig-
nadas en clínica roturas de material en esos puntos
precisamente.
En la primera situación analizada, prótesis de
Lord de CoCr de geometría original recién coloca-
da, es decir sin osteointegración ninguna, se obser-
vó una descarga absoluta de la región correspon-
diente al trocánter menor y a la parte superior del
trocánter mayor, así como un nivel de carga en ge-
neral bastante más bajo que en el fémur no
protetizado. La cara medial seguía estando someti-
da a compresión mientras que la lateral lo estaba a
tracción con valores tensionales considerablemen-
te inferiores a los de la distribución fisiológica. En
la transición de la zona proximal a la distal existe un
pico de concentración de tensiones, que se encuen-
tra también en la literatura existente al respecto, y
que puede ser ocasionado por la discontinuidad pro-
vocada al cambiar el grosor de los elementos.
El extremo distal del vástago producía una con-
centración de tensiones sobre el hueso. Este efec-
to no era, sin embargo, demasiado acusado. En prin-
cipio las tensiones en el hueso están algo aumenta-
das por la presencia de elevadas tensiones
circunferenciales, pero su valor no se puede calcu-
lar en este modelo aunque se sabe que son un or-
den de magnitud menor que las tensiones flexoras
(10).
Los esfuerzos cortantes, que representan el des-
lizamiento potencial de la intercara, eran práctica-
mente nulos, produciéndose sólo en la parte supe-
rior de la región proximal y en la parte inferior de la
distal, por lo que la longitud del vástago no influye
en la distribución de las mismas.
Utilizando en la misma situación un vástago de
Ti-6Al-4V no se obtenía apenas variación sobre el
efecto de apantallamiento de tensiones en el hue-
so.
Si se suponía la osteointegración distal de un
vástago de CoCr, lo que debe suceder en la clínica
en estadíos ulteriores, el descenso de las tensiones
en las regiones proximales de ambas caras del fé-
mur era dramático, en tanto que el hueso distal que-
daba solicitado muy por encima de sus tensiones
fisiológicas, más del doble en la cara medial.
El empleo de la aleación de titanio en este caso
suavizaba las diferencias entre las tensiones que se
producían y las fisiológicas.
Simulando una fijación sólo en proximal de la
prótesis la situación mejoraba ostensiblemente, so-
bre todo en esa zona proximal. De esta forma au-
mentaban las solicitaciones proximales disminuyen-
do distalmente, con una distribución general mucho
más equilibrada y más próxima a la fisiológica. Con
el uso del Ti-6Al-4V esa aproximación era aún
mayor, reduciéndose la diferencia respecto al CoCr,
con relación a las tensiones fisiológicas, en un 80%
a nivel proximal y aproximadamente un 50% a ni-
vel distal.
El análisis de los mismos casos variando la geo-
metría de la prótesis no demostró variaciones apre-
ciables modificando los ángulos del diedro hasta
±20º. Por el contrario la ampliación del apoyo
trocantéreo sí otorga un considerable acercamien-
to a la situación fisiológica cuando se asocia a una
fijación proximal y a un vástago de Ti-6Al-4V.
Discusión
La utilización del método de elementos finitos
para el análisis de tensiones supone una gran ven-
taja a la hora de poder hacer una primera aproxi-
mación al éxito o fracaso de una prótesis frente a
las demandas que va a experimentar en su vida en
servicio y su compatibilidad mecánica con el hueso
que la va a alojar.
Los métodos alternativos serían o bien su cálcu-
lo por medio de modelos matemáticos que dada la
complicada geometría de los sistemas y los múlti-
ples factores que intervienen en los mismos los ha-
rían muy complejos y muy difíciles de tratar, o bien
la fabricación de un prototipo por cada supuesto,  y
que una vez implantado permitiera el estudio me-
diante sistemas de registro de tensiones o defor-
maciones. Por el contrario, los elementos finitos
además de la facilidad de aplicación al análisis de-
tallado de esfuerzos y deformaciones en estructu-
ras irregulares, como es el caso del compuesto fé-
mur-prótesis, ofrecen la posibilidad de modificar sin
excesiva dificultad los parámetros referidos a geo-
metría, propiedades del material, cargas sobre el
hueso y condiciones de contorno.
Está bien documentado que se puede predecir
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por medio de los elementos finitos el comportamien-
to del hueso en el que se implanta un componente
protésico de propiedades mecánicas muy diferen-
tes a las del hueso huesped, que va a experimentar
por ello una proceso adaptativo de remodelación
(10,16,23,33,44).
La verificación de los resultados por medio de
extensometría (17) o por medio de la experimenta-
ción animal (7,33,34,43) sugiere una debida ade-
cuación de los mismos.
Se decidió el análisis de tensiones en el modelo
elegido por ser mejores predictoras del
remodelamiento que las deformaciones (4), habién-
dose comprobado que los valores máximos de las
deformaciones principales o de cizallamiento cal-
culadas no tienen una completa correlación con los
datos obtenidos por densitometría (33).
La aproximación más exacta al análisis mate-
mático de la distribución de esfuerzos en el hueso
alrededor de los implantes se consigue mediante un
modelo de elementos finitos en 3 dimensiones. En
este sentido hay autores (16,23) que han trabajado
con modelos en 3-D con alto refinamiento de
mallado con pequeños elementos que permiten es-
crutar las solicitaciones óseas con un alto grado de
resolución, especialmente en la zona proximal del
fémur en la que se reconoce el indeseado
remodelamiento causado por el apantallamiento de
tensiones, además de posibilitar la representación
de la heterogeneidad de las propiedades mecáni-
cas del hueso trabecular y cortical, y poder simular
cargas multiaxiales antero- posteriores. Esto lo apli-
can sobre la representación realista de un fémur
implantado quirúrgicamente.
De todas formas, aunque la información que dé
pueda ser muy exacta, la calidad de los resultados
no es proporcional al esfuerzo invertido, y menos
aún si se tienen en cuenta todas las hipótesis de
limitación que presenta el modelo. En efecto, la
geometría superficial irregular precisa una
modelización cuidadosa de las solicitaciones de
intercara y la simplificación de asumir la fijación en
los puntos de contacto como completa, represen-
tando un estado estático en el momento de alcan-
zar esa unión. En caso de generar automáticamente
la malla hay que verificar cuidadosamente que los
elementos que tengan que estar interconectados lo
estén realmente, es decir, que no estén
sobreconectados o separados, siendo muchas ve-
ces este problema difícil de detectar, produciendo
errores muy importantes. También hay que pensar
en la estabilidad numérica del ajuste de las
ecuaciones que se han de resolver, y cuyo número
es mucho mayor en el caso tridimensional.  Por
tanto, debido a todas las simplificaciones necesa-
rias para elaborar un modelo en 3 dimensiones, si
encima sólo representa un fémur concreto implan-
tado por un cirujano en un cierto instante, realizar
un modelo en dos dimensiones en que no sean ne-
cesarias tantas hipótesis simplificativas puede con-
ducir a una solución más acertada. La aproxima-
ción de un modelo de elementos finitos bidimensional
de grosor equivalente teniendo en cuenta la
anisotropía del hueso, se considera como una he-
rramienta adecuada para la realización de este estu-
dio (10,28,39,40), suponiendo una situación de ajus-
te y contacto perfecto hueso-implante (5,29) más
abstracta y generalizable que la de la implantación
quirúrgica individual y concreta asumida por Namba
y cols (23).
La colocación de la prótesis en el fémur intro-
duce una marcada diferencia en la distribución de
tensiones en el fémur, tal como ha podido verse en
otros trabajos publicados (5,11,23,33,38,44). La elec-
ción de la prótesis de Lord para este estudio se hizo
en función del efecto supuesto al collar en la trans-
ferencia sustancial de carga al córtex medial
(5,15,19,23,26), sobre todo si se evita el ajuste distal
a fuerza o el anclaje distal (7,13,20,34). Esta situa-
ción, tal como se ha demostrado en este trabajo, es
especialmente funesta, viéndose privada de solici-
taciones la metáfisis proximal. Este supuesto oca-
siona con el tiempo una reabsorción y una atrofia
del hueso proximal, y un engrosamiento y
densificación cortical distal, tal como se ha obser-
vado en clínica (7,20,21).
La literatura muestra que la utilización de un
vástago menos rígido, como es el caso si se usa Ti-
6Al-4V, mejora la transmisión de cargas
(5,12,14,37) y más aún a nivel proximal que distal
(23,35). No es así en nuestra experiencia si el vás-
tago se supone anclado distalmente. La región
proximal queda igualmente descargada aunque sí
se suaviza el pico de tensiones distal, en relación al
caso del CoCr.
 Para conseguir una aproximación a la distribu-
ción fisiológica de tensiones hay que combinar ma-
terial de menor rigidez, fijación exclusivamente
proximal, y modificación de los apoyos proximales.
En síntesis, la modificación limitada de un parámetro
en estos implantes protésicos no equivale a la
optimización de los mismos (10,22,23,38). Eso sólo
se logra mediante una combinación de material y
geometría, como se ha demostrado en este trabajo
respecto a la distribución de tensiones en el fémur
protetizado.
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